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A study on an improvement of MRI workflow 
- Automated positioning for MRI images  - 
Takao Goto 
Abstract 
Recently, the image processing technology in MRI is remarkably progressing with 
various clinical applications. At the same time, the operation of MRI system is getting 
complicated and has to accomplish the examination in the very limited time. Therefore 
alleviation of the operator workflow is urgent requirement in the recent MRI. The 
improvement of the operator workflow can achieve consistent examination independent on 
a skill of operator. Also patients can receive the benefit of advanced applications of MRI. 
Our main purpose is to improve the operator workflow. Particularly, we focus on the 
automated positioning, which is the most complicated and time consuming in the operator 
workflow. Our target organ is a liver that have not yet commercialized before. Only few 
reports are known about the liver workflow and do not obtain satisfactory results yet. 
We studied three automation methods in MRI liver scans. One is slice positioning, which 
is mostly axial slice positioning and need to know the only upper and lower edges of liver. 
We applied Active Shape Model (ASM) to 2 D projection images to save computational 
time for 22 volunteers. While, as for deformed liver due to liver disease, ASM was not 
effective. We used a new probability model based on a maximum a posteriori (MAP) 
estimate for the deformed liver. Another automated method is the placement of bolus 
tracker, which indicates the area to acquire MR signal to detect the arrival of bolus in MR 
dynamic study. The bolus tracker should be placed inside aorta carefully. It is necessarily 
to extract the position and size of the aorta for the automated placement. Pipeline 
processing with AdaBoost classifier is used for the aorta detection by rotating sub-window 
around spine. The last one is to place navigator tracker. Navigator tracker detects the 
movement of liver due to a respiration. Similar to bolus tracker, AdaBoost classifier detects 
the upper edge of liver in usual 2 D scout images. The navigator tracker was placed on the 
peak of the curve fitted to quadratic function. 
Although the automated slice positioning by ASM for the volunteers showed the 0 – 15 
v 
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mm error comparing to the manual positioning. MAP estimate method improved this one 
third. The pipeline processing in the bolus tracker effectively detected the center of bolus in 
volunteers’ datasets. On the other hand, the automated navigator tracker placement shows 
satisfactory results in 126 volunteers and 73 patients’ datasets with 2 – 3 cm error. 
In the automated slice positioning, the ASM and MAP estimate methods were effective 
for normal and deformed livers, respectively. A half reduction of the error is necessarily for 
actual clinical use. Outlier detection and slice tracking techniques will help a lot to increase 
the accuracy of the positioning. Towards actual clinical use of the automated bolus tracker, 
further improvement of the appearance of the non-signal aorta leads satisfactory results. 
Our automated navigator tracker showed sufficient results for not only volunteers but also 
patients. The navigator tracker was placed on the appropriate position without overlapping 
on neither body side nor heart wall. The time will be saved in the workflow would be 
around 15–90 s in most of navigator tracker placements. The computational time in our 
three methods was acceptable for actual clinical use. No worse effects to workflow were 
given by applying our methods.  
Our study demonstrated the workflow improvement was possible using our three methods 
in MRI liver scans. In particular, the automated navigator tracker is the situation very close 
to commercial use. Also other two methods have potentials for actual clinical use. Further 
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近年 MRI における画像化技術の進歩には目ざましいものがある。ファンクショナル MRI 
[1, 2] は既に技術的に確立し、脳研究に広く用いられている。また、血管撮像技術である
アンジオグラフィ（angiography） [3, 4] は、定量評価のできる血流動態画像解析 [5, 6] に
発展している。高速撮像技術では、パラレルイメージング（parallel imaging） [7, 8] はもとよ






















4. 画像の後処理。例えば、血管画像の MIP 処理、拡散画像の ADC1の計算・神経線維
画像の作成など、画像処理の実行 [12, 13]。 


















2. 空間的に飽和させる（90°パルスなどにより MR 信号を消失させる）位置の設定 
                                                     



























平均信号を解析して、肝臓の上部・下部をおおまかに検出し、3D Active Shape Model
（ASM）[22]を適用して、肝臓をセグメンテーションすることによって、スライス位置を得る方






                                                     
3 標準脳とも呼ばれる。何百人の脳から極めて平均的な脳のモデルを作ったもの。 




























































前 章 で述 べたように、腹 部 の撮 像 計 画 に関 しては、一 手 法 のみ提 案 されている 






検出するために、3 次元のデータを 2 次元の投影画像に変換する。さらに 2 次元投影デー
タから２つの 1 次元投影データを解析して肝臓のおおまかな位置を把握する。このおおま








Active Shape Model では全ての臨床データについて対応できる見込みがない。そこで、第
二の手法 [27][28] では、肝臓エッジ付近の部分的な特徴を既に分かっている情報と組み















である。使用した MRI システムは GE 




併用した T1 アキシャル 3 次元 シー
ケンス（LAVA-xv）を用いる。スキャンパ
ラメータは、TR/TE = 3.8/1.8 ms, 256 
×160 × 60 スキャンマトリクス, スライス
厚  3 mm, 0.9 Phase FOV（ field of 
view）8, フリップアングル 11°, NEX
（積算回数） 1, FOV 400 × 320 × 
360 mm （縦×横×厚み）、脂肪抑制パルス併用、スキャン時間は 17 秒であり、スキャン中
は息止め（呼気止め）により体動の影響を軽減する。なお、画像再構成とともに B1 不均一9
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による画像上の感度補正が適用される。256× 256×120 のマトリクスで再構成された 3 次元
データセットは、まず 3 次元 メジアンフィルタ（Median filter）でノイズを低減した後に、自動
閾値処理（Thresholding）を行い、肝臓よりも高輝度に現われる腸の内容物からの信号や、
脂肪の消え残りを除去する。3 次元データセットは A/P（Anterior / Posterior）方向と R/L
（Right / Left）方向に積算して 2 次元のコロナルとサジタルの投影画像に変換する。検出す
べき肝臓の上下のエッジ情報は投影画像においても失われないと考え、コロナル投影画像















（a）画像   






















図 2.3. 2 次元投影画像と 1 次元投影データの各方向のプロ
ット (a)コロナル投影画像, (b)サジタル投影画像。 (a)の















合得策ではない。そこで本方法では、3 次元データセットを積算して A/P 方向はコロナル投
影画像を、R/L 方向にはサジタルの投影画像を作成し、これらの投影像を利用することにし
た。図 2.3(a)はコロナル投影画像、同図(b)はサジタル投影画像の一例である。コロナルま
たはサジタル投影画像の行方向の 1 次元投影プロット（図 2.3(a)左のグラフ）を得るとその
鞍部は S/I（Superior / Inferior）方向の肺との境界付近に相当する。また、同図列方向の 1
次元投影プロット（図 2.3(a)上のグラフ）のピークは R/L 方向の肝臓の上部エッジ付近に相
当する。この鞍部を通る R/L 方向の線と、ピークを通る S/I 方向の線の交点をアンカーポイ
ントと呼び、次節の ASM の基準位置となる。一方、サジタル投影画像列方向の 1 次元投影
プロットのピークは、A/P 方向における肝臓の上部エッジに相当する。 
2.2.3 Active Shape Model の適用 
先のステップにて得られたコロナル投影画像に 2 次元 ASM を適用する。図 2.4 に示す
ように、ASM のランドマーク数は 27 で、本研究では 16 例のボランティアデータに対してマ
ニュアル処理にて選択した。個々のデータは、アフィン変換により対応するランドマーク間
の距離が最小になるように繰り返し処理を行う [22]。得られたデータセットに対して主成分




ーク。図 2.4 中、四角）に合わせる。これが ASM の初期化となる。次にコロナル投影画像お
よびコロナル投影画像の微分画像を用いて、平均シェイプのランドマークに対応するコロナ













ンの長さはランドマーク毎に変化させた（図 2.4 参照）。 
図 2.5 は、動的計画法によるランドマーク探索の方法を表す図である。 ),( kk yxkp , 
 LN, ,2 ,1 k は ラ ン ド マ ー ク で あ り 、 NL は ラ ン ド マ ー ク の 数 、  )(, 1 mP kkm  pp  
 Cm N,...,2,1 は、ランドマーク間のパスである。ここで、pk は探索済みのランドマークであり、
pk+1 が新たに探索しようとするランドマークである。Nc は pk+1 の候補点の数であり、図 2.5 中、


















11)(        (2.2) 
ここで、g はコロナル投影画像の微分画像、xi は動的計画法によって選択される最小コ
ストパス上のピクセル位置であり、Nd はそのピクセルの数である。この探索を行うにあたって
の最初の p0 は、図 2.4 中のアンカーポイントであり、p1 はその左隣の点となる。いったん、p1




ピクセル値 によるベクトル（ Appearance 
Vector）を以下のように定義する。 






























       (2.4) 
このようにして全ての新たなランドマークが設定された後に、トレーニングデータに基づく
形状制約が適用される。以上の操作を繰り返し行うことによって肝臓投影画像の輪郭を抽
出していく。なお、コロナル投影画像は、128 × 60 マトリクスサイズから元画像の 256 × 
120 に順次分解能を上げながら ASM を適用した。 
2.2.4 Active Shape Model の初期化 
肝臓の様々な大きさに対応できるよう ASM の平均シェイプのスケーリングを今回行った。
スケーリングは 128 × 60 の投影画像に適用し、アンカーポイントを原点として、R/L 方向と
S/I 方向について行う。全てのスケール値の組み合わせについて ASM を適用し、ランドマ














yx s ,sRmaxarg)s ,s(
yx SS
      (2.5) 
ここで、Sx, Sy はスケーリングの離散値の集合であり、今回は実験にて Sx={0.8,0.9,1.0}、 




 3 次元データは、先に述べたスカウトスキャンにより取得し、健常人 38 人分のデータの






























表 2.2 は 2.3.1 で求めた Ground Truth と、本方法で自動的に検出した肝臓投影画像の
                                                     
11 いわゆる絶対的正解である。絶対的でなければそれにできるだけ近いもの。 
(a) (b) 
図 2.6 自動閾値処理の結果 (a)自動閾値処
理無し, (b)自動閾値処理有り 









Upper Edge 0.70 1.69 3.0 



















































































































































































































スキャンにて取得した 3 次元データセットを 2 次元投影画像に変換し、この 2 次元投影画
















2.5 MAP 推定によるスライス位置決め自動化の方法 
2.5.1 ASM による手法の問題点と改良方法 
2.1 の ASM による手法では以下のような問題点があった。 





























とにした線形変換を考える ASM では対応しきれない。そこで、今回は ASM を使わないで、
上部エッジと下部エッジを検出する手法を提案する。 
図 2.8 は、提案する第二の手法のフローチャートである。はじめの 3D スカウトスキャンで






















の S/I 方向（画像の垂直方向）の 1 次元プロファイルを作り、体躯のサジタル方向の厚みを
算出する。ここでは点線のノイズレベルから厚みを決める（図 2.9(b)の Th1, Th2）。この厚み
の範囲にある 3 次元データから 2 次元のコロナル投影像を作る（図 2.9(c)）。このコロナル投
影像から確実に肝臓の上部エッジを決めるため、S/I 方向毎にテンプレートマッチングを行
う。テンプレートは上部エッジを含む S/I 方向の画像のピクセル値によるプロファイルであり、
今回は 21 人の健常ボランティアのデータから作成した（図 2.9(d)グラフの点線）。このテンプ
レートをコロナル投影像の S/I 方向の列毎に実行し、相関係数（Rg）が 0.85 以上の点を抽
出する（図 2.9(d)十字印）。抽出した点の S/I 方向の座標を肝臓上部位置に極めて近い位
置とする（図 2.9(d)肝臓上部の点線）。最後にサジタル投影像に ASM を適用して肝臓ドー
ムのピークを検出し、これを上部エッジの位置とする。肝臓ドームの形状は極端な変形はし




状のエッジと判断し、ASM の形状を決定した。これにより ROI を置くべきアンカーポイントの
A/P, S/I 方向の位置が決定する。残る R/L 方向の位置を決める方法を示したのが図 2.10
である。 
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     (2.8) 
ここで、xl は肝臓のラベルを表しており、事後分布はベイズの定理から以下のようにな
る。 




     (2.9) 
ここで、 
    )xX(pxXyYp)xX(pxXyYp)yY(p ohtersothersll   (2.10) 
この項は定数とみなすことができ省略することができる。よって、 
























  (2.11) 
仮に式(2.11)が N ピクセルの小さな領域に適用されると、それは尤度関数と事前分布を
結合し、次のように表せる。 

























  (2.12) 
ここで、  N1iiy:  、すなわち、N ピクセルの小さな領域の集合である。今回は 5 × 5 ピ
クセルからなる正方領域（カーネルと呼ぶ）を使った。式(2.12)の自然対数をとって符号を
反転すると、 
     
     r,sU
2
my






















確率評価（MAP estimate: a maximum a posteriori estimate）として認識できる [40]。 
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  )YxX(Eminargxˆ l
x
l        (2.14) 
式(2.14)中、x は 5 × 5 のカーネル領域を移動させる変数である。式（2.13）,(2.14)を使
って肝臓の下部エッジを検出するには、注目ピクセルの上と下にそれぞれカーネル領域を
設定し、上下のカーネルの式(2.13)の値を計算し、差をとる。図 2.12 において、この２つの
領域のエネルギーは Ein, Eout で表している。もし注目ピクセルが上部エッジの境界にあれば、
2 つのカーネルの間のエネルギー差 Ein− Eout は最大になり、下部エッジの位置にあれば最
大になる。よって下部エッジは次式によって求まる。 




     (2.15) 


































図 2.14 は、下部エッジ検出誤差のヒストグラムを表している。分布のピークは 0 より負側
に数 mm～5 mm シフトしている。また、10 mm 以上の誤差に 5 点の大きい誤差を示すデー
タがあった。これはアルゴリズムが適正に機能していないことを示しており、これは今回の手
法を適用しても依然として 5 点が肝臓の外側の組織や器官を下部エッジとしていることを示
している。表 2.2 と表 2.3 のボランティア同士で比較すると、今回の方法は誤差の標準偏差
を 2 倍に増加してしまっている。 







Upper Edge 1.87 2.04 6 -3 











クロック周波数が 2.4 GHz のインテル社製 Core i5 プロセッサを使用し、4 GHz のメモリを
搭載したラップトップ PC 上で 10 秒以下であり、実用上十分な性能が得られた。なお、アル
ゴリズムのコードは Matlab ver. R2012a（MathWorks, USA）で書かれている。計算時間の約
2/3 は、最初の処理であるメジアン
フィルター、投影像の作成、アン




図 2.9 参照） 











図 2.15 変形した肝臓から下部エッジを検出した結果 (a)(b) 左葉が右葉より大きくなった肝















































































































図 2.18 は、変形した肝臓に対する MAP 推定による手法の適用結果で下部エッジのみ
を示している。下部エッジの検出位置を白い点線で表示し、同時に誤差値も示している。
図中、緑の十字が各垂直のラインで下部エッジ点と認識された点を示しており、この中で最
も下に位置する点を下部エッジ点とする（図 2.12 参照）。図の左側(a)は、検出誤差が 18 
mm 以下であったもので、ASM によるボランティアの検出結果とほぼ同程度の誤差のもの
















Lower edge error [mm]
図 2.17 下部エッジ誤差のヒストグラム 








Upper Edge 1.02 2.63 6 -9 
























































肝臓 MRI の 2 次元画像の撮像では、スライス厚 7 – 8 mm, 間隔 2 mm に設定される
（施設による多少の違いはある）。撮像では息止めするが不意の動きや息止めの位置が安
定しない患者がいるので、それら人の動きも考えて肝臓の上下に余分に数枚のスライスを























ル投影像における肝臓の輪郭を抽出するために Active Shape Model（ASM）を応用した。
ASM を使うにあたっては、初期位置が非常に重要であるが、これをコロナル投影像の 1 次
元プロファイルから求めた。22 例のボランティアに本研究の手法を適用し、有効性を確認し









の 4 点が挙げられる。 
1. 外れ値に対する対策 
2. コロナル投影像を複数枚用意して下部エッジを正確にとらえる 
3. ASM と MAP 推定を組み合わせる手法 
4. 患者の動きの影響を低減できるパルスシーケンス（例えば、スライストラッキング）と
の組み合わせ 



























Geometric Deformable Models を用いて上行・下行大動脈を抽出する方法 [44]、Adapting 
Active Shape Model による方法 [45]、Active Contour Model を Phase Contrast シーケンス
のマスクイメージに適用する方法 [46]、大動脈の特徴的な形状に着目してハフ変換を基
ボーラストラッカー 
Sagittal image Axial image 
図 3.1 ボーラストラッカーの設定例 
30 
MRI ワークフロー改善に関する研究 





MRI においては血管を直接画像化する多数の手法（MR Angiography、以下 MRA）が
既に実用化されている [3]。このような画像では血管以外の背景信号は十分低減されてい
るので、大動脈のセグメンテーションに適しているが、MRA の画像を得るためには、通常の
肝臓スキャンに加えて新たに MRA 用のスキャン（20 秒～1, 2 分、手法により撮像時間は変
わる）を行う必要があり、全体の検査時間が延びてしまう。そこで代わりに肝臓スキャンにお
いてはじめに実施されるスカウトスキャンで得られる画像を利用すれば全体の検査時間が
延びることはない。このスカウトスキャンには、Spin Echo 系の Single Shot Fast Spin Echo
（SSFSE）による画像と、Gradient Echo 系の Fast Spoiled Gradient Echo（FSPGR）による画
像が代表的であるが、本研究では磁場不均一に強く、周りとのコントラストが明瞭な SSFSE




（Superior / Inferior）方向に繋げれば、大動脈の 3 次元的な位置を得ることができる。ボー
ラストラッカーの S/I 位置は、例えば肝臓の上端の位置を別手法 [27,50]で検出し、そこを
基準に決めればよいことになる。また、実際の臨床の場ではボーラストラッカーの大きさは、
大動脈（10～20 mm の直径）内に収まり、かつトラッカーが血管壁に接する程度に調整され、
長さはおよそ 50 mm に通常設定される（図 3.1 参照）。 
3.2 ボーラストラッカー位置決め自動化の方法 
図 3.2 は、今回検討したボーラストラッカー設定方法の流れを示す図である [51,52]。使
用した MRI システムは GEHC 社製 Signa HDx 1.5T である。 
トラッカー位置を設定するためのスカウトスキャンには、SSFSE シーケンス用い、スキャン
パラメータは、320 × 192 スキャンマトリクス, スライス厚 8 mm,スライス間隔 5 mm, 0.54 
NEX（積算回数）, FOV 400 × 400 mm（または 480 × 480 mm）、得られる画像は、アキ



























合わせて強識別器となる AdaBoost が有効であることなどがあげられる。 
 
3.2.1 CSF の検出 
全体の流れと説明を図 3.3 に示した。まず、CSF の探索領域を制限するために R/L
（Right/Left）方向の体躯の存在範囲を求める。図 3.4 にその手順を示す。基本的にアキシ
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セル、体躯の下端から上に 30 ピクセルの矩形領域を抽出した。図 3.3 では十字マークを
通る線が求められた中心線であり、この線上で A/P（Anterior / Posterior）方向の位置とスケ
ールを変えながら CSF を探索する。探索には Haar-like 特徴量を使う AdaBoost を用い、あ
らかじめ CSF の形状を学習させておく。ここでは、21 × 21 ピクセルの矩形領域をサブウ




て学習を行い、その結果 100 個の弱識別器を用いた。AdaBoost の出力を h()とすると、





       (3.1) 
ここで、Ic はサブウィンドウ内の画像データを表しており、探索前のサブウィンドウ
内の座標を 2 次元の列ベクトル xi (i=1…D, D はサブウィンドウのピクセル数)とすると、




ンドウ内の画像は、 cc XI I となる。ここ




ンドウが選択されることになる。結局、Ic は図 3. 3 で求めた CSF を通る線上で Tc によ









       (3.2) 
ymin は体躯の下端、ymax は、体躯の高さの 1/2 の点とし、Smin = 0.6, Smax = 1.4 とした。 
 
 
(a) (b) (c) (d) (e)































































































































































































































で全 28 対のエッジの比率をとる。図 3.7(d)において、微分画像の右端の２つの領域では赤
と青のエッジが支配的であり、赤と青のエッジ方向ヒストグラムの比率である EOH 特徴量が
この２つの領域の特徴をよく表している。また、各 8 方向のエッジの数そのものも特徴量とし




AdaBoostの出力を h(Ia)とすると、大動脈の位置を特定するのに必要な回転角 aˆ と
スケーリング係数 asˆ は次式で求まる。 
)))s,(((maxarg)sˆ ,ˆ( aaa
Ss,
aa   Ih      (3.3) 
ここで、Ia はサブウィンドウ内の画像データを表しており、CSF の場合と同様に
探索前のサブウィンドウ内の座標は行列 X=[x1 x2 … xM]として表される（M はピクセ
ル数）。ここで、Ta(a,sa)を回転角 (a)とスケール(sa)を変化させる変換行列、変換後










       (3.4) 
である。ここで、min,max はそれぞれ 10, 100 [degree]、Smin= 0.5、Smax=ｌmax/ｌsub とする。ここ
で、ｌsub はサブウィンドウの径方向の長さ、すなわち 24 ピクセルに相当する。ｌmax は、被験者
の体躯から予測される大動脈の存在する径方向の最大長さであり、正常人においてはおよ
そ体躯の A/P 方向の長さの 1/2 以下になる。(3.3)によりサブウィンドウの位置、サイズが決ま
った後、大動脈の位置をサブウィンドウの先端の正方領域の中心とする(xｊ)。そして、この点






















      (3.5) 
ここで、k(a) = exp(–0.5a), n は画像上のピクセル数である。また、重み w はこの場合、次の
ように表せる。 
)I/)(I0.1()( maxxx w           (3.6) 






xｊ+1 ← xｊnew, j ← ｊ＋１       (3.7) 











イスのスライス間 隔 に大 きく依 存 する。さらに最 も
Superior 側のアキシャルの大動脈を 2-2 で述べた方
法により検出した後は、制限した探索範囲における
EOH AdaBoost の出力を信頼度マップ cm(,s)として計
算する。 
 )s,I()s ,( aaaaam  hc       (3.8) 
これから、Mean shift により、このマップの最大値を探索することで大動脈の位置が判明
する。 
 )s,(maxarg)sˆ ,ˆ( aam
Ss,
aa   c       (3.9) 
Mean shift による最大値の探索では、式(3.5)において、x=(a, sa)t、w(x) = cm(x)である。
n は n (= n  ns)で、a と sa を探索のために変化させる総数である。 
このように範囲を制限して計算量が減る場合は、AdaBoost の出力を用いた方がよりなめ
らかな分布となり、ローカルミニマムの影響を受けにくくなる。直前のスライスで求まった大動

















3.3.1 CSF の検出結果 












Z dephaser のオリジナルに対する面積の比を N とし、N = 1, 2, 3, 4, 6 と Z dehaser の面
積を増加させて 2 例のボランティアでその効果を確認した。図 3.9 はその一例である。N を
大きくするにしたがい大動脈血管信号は N = 2 から消失しはじめ、N = 3 以降では消失して
図 3.9 Z dephaser を元の大きさから N 倍
変えた時の血管信号の変化 . (a) オリジ
ナル, N = 1 (b) N = 2 (c) N=3 (c) N = 4 




ケが増 し、肝 臓 の細 か





せるために、本研究では N=4 を採用した。 
3.3.3 大動脈の検出結果 
大動脈検出のための AdaBoost については、59 人の健常ボランティアから抽出した学習
用ポジティブサンプル 272 枚、学習用ネガティブサンプルを 6528 枚用いた。テスト用には
別の健常ボランティア 64 人から抽出した 234 枚のテスト画像を使用して、大動脈の検出能
の評価を行った。なお、ここで使用したデータは Adaboost による検出能そのものを評価す
るため、大動脈に血管信号が残っていないものを選んで使用した。サブウィンドウが大動脈




図 3.10 は、スライス 1 の大動脈の検出を 3.2.3 の探索による方法で行い、以降のスライ
スは 3.2.4 で述べたように、前のスライスの検出結果を開始点として検出を行った結果であ
る。また、大動脈の血流信号を消失させるため、図 3.6 の Z dephaser の面積を 3.3.2 の結果
を考慮して通常の 4 倍の大きさにして画像データを取得している。図中、黒枠の矩形ウィン
ドウが大動脈を検出した時点のサブウィンドウの大きさであり、十字のマークが本法によって
得られたボーラストラッカーを置くべき位置である。一方、図 3.11 は、通常の大きさの Z 
dephaser にて画像を取得し、大動脈の検出を行ったものである。スライス 4-6 にて大動脈
内の血管が高信号を呈しており、スライス 4 においては誤検出が生じている。本方法は健
常ボランティア 3 例に対して適用し、3.3.3 の結果から予想されたとおり、いずれのスライスに
おいても検出誤差は 3mm 以下であった。 
実用上は連続するスライスに対して大動脈を検出することになるが、図 3.10, 3.11 の場
合、検出にかかった時間は、スライス 10 枚につき約 20 秒であった（Matlab R2012a Core i5
表 3.1 大動脈の検出誤差 





Right / Left -0.23 1.58 6.56 
Anterior / Posterior -0.24 1.74 7.5 
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信号の消え残りが主な誤差要因であり、これには Z dephaser を大きくすることで、本研究の
ようにある程度の効果は期待できるが、血流速度の個人差などを考えると完璧な方法とは
なり難く、さらなる対策が必要である。また、同時に Z-dephaser の大きさと検出精度の関係
Slice 5 Slice 6 Slice 7 Slice 8 
Slice 1 Slice 2 Slice 3 Slice 4 
図 3.11 連続するスライスにおける大動脈
の検出結果、低 Z dephaser (N=1) 
 
Slice 1 Slice 
2 
Slice 3 Slice 4 
Slice 5 Slice 6 Slice 7 Slice 8 
Slice 9 Slice 10 Slice 11 Slice 12 
図 3.10 連続するスライスにおける大動脈
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記す。ここで CSF サンプルは 49 × 49 ピクセルのサブウィンドウで図 3.3(d)に例が示されて
いる。また、大動脈のサンプルは、24 × 13 ピクセルのサブウィンドウで図 3.7(a)に例が示
されている。表 3.3 はテストデータに対する成功率と計算時間である。成功率はパイプライ
ン方式による方が、各々独立に探索するよりも 3.3 %向上し、計算時間は 32 %短くなってい
る。大動脈の識別に関しては、低信号の大動脈を高信号の大動脈としてしまう偽陽性





に大きくかかわるが、これは平均で 66 %、最低値は 40 %である。計算では、ボランティア一
人当たりの発生率を計算し、全てのボランティアで平均をとった。表 3.4 は、大動脈中心の
検出誤差である。R/L 方向と A/P 方向の誤差の二乗和の平方根は誤差を距離で表したも
のとなるが、これは平均 2.45 mm、標準偏差 1.33 mm とであった。図 3.14 はパイプライン処
理による大動脈の検出結果である。図中、長方形のウィンドウは大動脈を検出した位置に
表 3.2 学習とテストにおけるサンプルの数とアキシャル画像の数 
 CSF Dark aorta Bright aorta 
Training set 
Positive sample 256 456 455 
Negative sample 1060 7878 
Number of volunteers 59 
Testing image 
Axial image 323 
Number of volunteers 31 




Independent search Pipeline search 
Success rate [%] 98.1 94.9 98.1 











た例である。アキシャルスライス 10 枚の内、低信号の大動脈として検出されたのは 3 つのみ
であり、スライス 8 の低信号の大動脈は低信号として検出されなかった。4 枚の一連の下部
スライス 6, 7, 9, 10 は、高信号の大動脈だったため、下部の方で正確な大動脈の位置が求
まらなかった。図 3.15(a)は検出した大動脈の位置を拡大したアキシャル画像上に投影した
ものである。これらの検出された複数の大動脈を通る回帰直線は、大動脈の断面が最も良





1 ボランティアあたりの計算時間は、4 GB メモリのラップトップ PC 上で 10 の大動脈を検
出するのに約 30 秒であった。プログラムは MATLAB R2012a で開発した。 
 
 
表 3.4 大動脈中心の検出誤差 







Right/Left 1.19 1.55 1.95 8.06 

































































1) CSF の検出における大きな失敗 
2) 大動脈の近くに存在する食道を間違えて検出 















95%信頼区間で Table 1 の距離の誤差を考えると、大動脈中心の検出位置は真の位置
から 0 – 5 mm ほどずれることが考えられる。仮にボーラストラッカーの四角の断面（図 3.1 参
照）が 10 mm 辺、大動脈の直径が 15 mm とすると、ボーラストラッカーの中心位置が 5 mm
ずれたことによる MR 信号の低下は 30 %ほどとなる（大動脈に被らないトラッカーの面積を





収集する場合には、さらに 5 枚（スライス間隔が 13 mm と仮定）を追加で撮像する必要があ
る。その場合のスカウトスキャンの撮像時間は設定 TR に依存しておよそ 5 – 10 秒ほど延長
される。仮に TR が 1500 ms の場合、延長時間は 7.5 s である。MRI 操作に 5 年以上の経
験がある MRI のオペレータにインタビューを行ったところ、ボーラストラッカーを置くのに、通
常 30 – 90 秒の時間がかかるという。もし、スカウトスキャンの画像で大動脈が明白に見える
ように撮れてなければ、撮り直しを行うのでさらに時間がかかる。いずれにしても少なくとも
20 – 80 秒の時間は節約できるであろう。計算時間については、通常の肝臓のプロトコルで
はスカウトスキャンを行ってから肝臓ダイナミック撮像までには少なくとも１つか２つのスキャ




















































方 法 の 工 夫 が さ れ て き て い る  [61-64] 。 そ の 中 の 一 手 法 で あ る ナ ビ ゲ ー タ エ コ ー 









は、通常、長軸方向に 10 ~ 20 cm、断面の大きさは、1 ~ 2 cm 辺の円筒状または直方体に
設定される。次に得られたナビゲータプロファイルから信号の急激に変化する肺と肝臓の
Navigator tracker 




    
Imaging sequence Liver position 
図 4.1 ナビゲータエコーシーケンス
Navigator 























ボーラストラッカーと同じ SSFSE (Single Shot Fast Spin Echo)と FSPGR (Fast Spoiled 


































図 4.3 は、本研究の自動化の流れを示した図である。はじめの SSFSE シーケンスによる
スカウトスキャンのプロトコルは、320 × 192 スキャンマトリクス, スライス厚 8 mm, スライス
間隔 5 mm, 0.54 NEX, FOV 400 × 400 mm（または 480 × 480 mm）、得られる画像は、
アキシャル 5 枚、サジタル 1 枚、コロナル 7 枚であり、スキャン時間は 21 秒、スキャン中は
息止めを行っていない。得られた 5 枚のアキシャル画像から R/L 方向と A/P 方向の体躯の
大きさを算出する。算出方法は 3.2.1 （図 3.4 参照）と同一である。この体躯の大きさから、
R/L 方向と A/P 方の肝臓ドームエッジの存在する範囲を絞り、A/P 方向の体躯の中心に最
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1. Sobel フィルタによる S/I 方向の微分と R/L
方向の微分から計算されるエッジの角度が 60°以上、120°以下である。 
2. エッジ点の上と下に 9 × 9、10 × 9 のパッチ領域を設定して、これらの領域のメジアン
を求め、上のパッチのメジアンが下のパッチのメジアンより小さい。 
3. エッジ点の下のパッチ領域のメジアンは一定値以下である。 








ブ ル ベ ー ス の 識 別 器 で あ る
AdaBoost を使ってより精度良く
エッジ点を。AdaBoost の入力





下のパッチ領域 10 × 13 と 25 × 13 を統合した 38 × 13 のパッチ領域（以下、サブウィンドウ）
内で場所とサイズを変えつつ、AdaBoost の学習時に最適なものが選択される。なお















図 4.5 肝臓上部エッジの位置検出 (a)識別器によって検
出されたエッジ点（緑十字） (b)検出されたエッジの
信頼度を S/I 方向毎に合算し得られたヒストグラム 

















領域を図 4.4 の赤の領域に絞ることができる。本研究では赤の領域上下の範囲は±40 ピク
セルとした（図 4.7(b)）。この領域の探索では、サブウィンドウサイズは探索領域に真のエッ
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ンドマーク）は、19 × 19 の独立したサブウィンドウ、AdaBoost 識別器を用いて事前情報を
クリアしたエッジ候補点から抽出した。右端ランドマークとして識別した点が複数ある場合に



























x      --- (4.2) 
x は R/L 方向、y は S/I 方向としている。エッジが鋭い点付近では g(x)が小さい、すなわ








































R/L 方向と S/I 方向の検出誤差を示しており、右ランドマークが有るときと無いとき、および、
S/I 方向の肝臓ドームの位置検出の誤差についても示されている。これは 126 ボランディア
のスカウト画像（テスト用サンプルに全く使われてない画像）について、本法を適用して得ら








ークの有無で比較するため、平均値の違いを t 検定により調べたところ、R/L 方向について
は有意差有り（P=0.0014）、S/I 方向については有意差無しであった。図 4.9 には、ランドマ
ーク有り無しについて、検出誤差のボックスプロットを示す。右ライトランドマークによって、
平均的な誤差が 0 に近づいたといえる。また、R/L 方向の誤差は、S/I 方向と比べると 2 倍
以上大きい。R/L と S/I 方向の誤差の二乗の平方根は距離の誤差を示し、平均 6.34 mm、
標準偏差 5.38 mm であった。また、A/P 方向の最終的な誤差は、平均 0.71 mm、標準偏差
2.24 mm であった。 
さらに 73 人の患者データを加え評価した。検出結果を表 4.3 に示す。図 4.10 は、各方
向の設定誤差のヒストグラムを横軸スケールは同一にして表示したものである。R/L 方向の










1 ボランティアあたりの計算時間は、4 GB メモリのラップトップ PC 上で約 3 秒であった。
プログラムは MATLAB R2012a で開発した。 
表 4.1 サンプル、ボランティアの数とテストデータに対する成功率 
 Identification of 
right landmark 
Superior/Inferior 
location of liver 
Training set Positive sample 555 2154 
Negative sample 1000 1796 
Number of volunteers 47 30 
Classification set Positive sample 614 3500 
Negative sample 619 3500 
Number of volunteers 8 35 






表 4.2 右端ランドマーク有無でのナビゲータトラッカー配置誤差、および S/I 方向肝臓ド
ーム位置決めの誤差. 









Mean 3.67 −0.25 
 







Mean 0.80 −0.87 6.07 
S. D. 3.28 3.00 4.92 
Abs. 
Max 
16.88 16.88 16.88 
S. D. = Standard Deviation Abs. Max. = Absolute Maximum 







Right/Left -1.41 7.38 -25.78 19.68 
Superior/Inferior -0.39 3.77 -16.88 24.06 















図 4.11 ナビゲータトラッカーの自動設定例 (a) ボランティア１(b)  ボランティ
ア 2 (c) ノイズが画像に多く含まれた例（健常ボランティア）(d) 設定が心臓
寄りになった例  (e) 嚢腫の例１(f) 嚢腫の例 2 
(a) (b) (c) 
(d) (e) (f) 



























(a) R/L error [mm] (b) S/I error [mm] 

























表 4.2、図 4.9 の結果から、右ランドマークの追加によって R/L 方向の設定誤差の平均






S/I 方向の位置検出については、-4 mm から 16 mm（p=0.05）の誤差であった。実際の
S/I 方向の肝臓上部エッジの分布をデータから算出するとおよそ 2 mm – 25 mm であった。












設の MRI 操作経験 3 年以上の 3 人のオペレータに聴き取りを行ったところ、ナビゲータトラ
ッカーの設置には 15 – 90 秒の設定時間がかかるということだった。この数値は、患者およ











AdaBoost 識別器は多様な画像のパターンにも対応できた。126 人のボランティアおよび 73
人の患者データに対して評価を行い、本手法が有効に働くことを確認した。呼吸の状態に





























下させてしまう。そこで本法では 3 次元画像から 2 次元投影像を作って肝臓の上部下部エ
ッジを求めるようにした。投影像であっても断面位置決めに必要な情報は含まれている。2
次元投影像の処理の仕方の違いから 2 つの手法を提案した。第一の手法では、2 次元投
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